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Negli ultimi anni la Neuromelanin-sensitive MRI sta riscontrando un in-
teresse crescente nell’ambito della ricerca medica. Questo interesse è dovuto
al fatto che esistono aree cerebrali caratterizzate da elevate concentrazioni
di neuromelanina (NM), in particolare a livello della Substantia Nigra (SN).
Normalmente, questo pigmento, si accumula con l’avanzare dell’età ma, nei
pazienti affetti da patologia di Parkinson, si osserva una marcata diminuzio-
ne della sua concentrazione a livello della SN, in dipendenza del progredire
della malattia. Pertanto, la possibilità di quantificare il contenuto di NM,
pone questa metodica di imaging in una posizione privilegiata per lo studio
della patogenesi del Parkinson.
Recenti studi hanno dimostrato come l’utilizzo di impulsi off-resonance,
che provocano l’effetto di Magnetization Transfer (MT), siano utili per in-
crementare il contrasto dovuto a tale pigmento, nelle aree citate, rispetto ai
tessuti circostanti.
Nel presente lavoro di tesi si è operata la modifica e conseguente otti-
mizzazione di una sequenza Turbo Field Echo standard per adattarla all’i-
maging di Neuromelanina. Questa operazione è stata effettuata sfruttando
gli effetti derivanti da una pre-saturazione MT ottenuta mediante l’applica-
zione di un treno impulsi off-resonance. Durante questo lavoro sono state
proposte diverse versioni della stessa sequenza, per poterne individuare la
migliore configurazione in termini di risoluzione. I test si sono svolti su
4 soggetti sani, presso la Fondazione Ospedale San Camillo/IRCCS, dove
sono state effettuate le acquisizioni. Il lavoro è poi proseguito per verifica-
re che la sequenza prodotta permettesse una più precisa delineazione delle
zone d’interesse, in relazione ad un protocollo preesistente.
Con l’utilizzo delle sequenze MT-TFE proposte, si è riscontrato un in-
cremento consistente in termini di SNR, mantenendo livelli di CNR in linea
con quanto ricavato con il vecchio protocollo per la NM, suggerendo, quindi,
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Tra le numerose tecniche di neuroimaging, utilizzate per la diagnosi e
la caratterizzazione di malattie neurodegenerative, un ruolo di primo piano
è occupato dalla risonanza magnetica strutturale, indicata come strumento
ideale per l’analisi delle aree del sistema nervoso centrale colpite da patolo-
gia. In particolare, nell’ambito della diagnosi e dello studio della malattia di
Parkinson, recentemente è stata introdotta una tecnica di risonanza magne-
tica denominata Neuromelanin-MRI (NM-MRI). Questa tecnica permette
di quantificare e monitorare nel tempo la concentrazione di neuromelanina
(NM) a livello delle aree cerebrali colpite dalla patologia, ponendosi non
solo come strumento importante per una prima diagnosi della malattia ma
anche come potenziale metodo per delineare e quantificare l’evoluzione della
stessa.
La neuromelanina (NM) è un pigmento normalmente presente in alcuni
tessuti e soggetto ad accumulo con l’avanzare dell’età. Specifiche popola-
zioni neuronali del cervello umano, in particolare a livello dei neuroni dopa-
minergici della Substantia Nigra (SN) e in quelli contenenti noradrenalina
del Locus Coeruleus (LC) sono particolarmente ricchi di questo pigmento.
Dal momento che, nella malattia di Parkinson, si riscontra una marcata
diminuzione dei livelli di NM nelle aree sopra citate, si è individuato, in
questo pigmento, un importante biomarker in vivo, non solo per la diagnosi
ma anche per la valutazione della progressione della malattia.
Lo sviluppo di questa nuova metodica di imaging prevede lo studio di
sequenze di risonanza magnetica dedicate, basate sull’utilizzo di metodi-
che non convenzionali, tra cui la tecnica di Magnetization Transfer (MT).
L’osservazione che sequenze con preparazione MT esplicita inducessero un
aumento nel contrasto tra zone ricche di NM rispetto ai tessuti circostanti,
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Capitolo 1. Introduzione
ha spinto numerosi autori a indicare l’MT come una valida fonte di contrasto
nella NM-MRI.
L’obiettivo di questo lavoro di tesi è quello di mettere a punto e ottimiz-
zare una sequenza che permetta di delineare con precisione le aree cerebrali
relative alla SN e al LC, sfruttando il contributo legato all’utilizzo di una
preparazione MT esplicita. Questo obiettivo si traduce nel tentativo di mi-
gliorare la qualità delle immagini acquisite, e, contestualmente, valutarne
quantitativamente l’impatto. La valutazione quantitativa è stata effettuata
tramite opportuni parametri che permettessero di confrontare le performan-
ce che tale metodica presenta rispetto alle convenzionali tecniche utilizzate
in NM-MRI.
In tale ottica, quindi, è stata messa a punto una sequenza caratterizza-
ta da una preparazione MT esplicita che, successivamente ad una fase di
ottimizzazione, è stata utilizzata per acquisire immagini su soggetti sani.
I dati ottenuti sono stati quindi elaborati, mediante tecniche di preproces-
sing e analisi dell’immagine, per poi essere confrontati con quanto acquisito,
nella stessa sede, mediante le sequenze standard in uso presso la struttura
ospedaliera ospitante.
Il presente lavoro di tesi è strutturato come segue:
• Capitolo 2: viene fornita una panoramica generale riguardante gli
aspetti teorici affrontati nell’elaborato. In particolare, vengono il-
lustrati i principali protocolli d’acquisizione utilizzati in NM-MRI, i
principi fisici legati all’effetto MT e alcune strategie adottate per rea-
lizzare la pre-saturazione desiderata e gli impulsi a radio frequenza
maggiormente utilizzati in questo ambito.
• Capitolo 3: riporta le sequenze che sono state messe a punto e come
esse siano state ottimizzate per il fine perseguito. Vengono inoltre
descritte le acquisizioni eseguite e le principali metodiche utilizzate
per l’analisi delle immagini ottenute.
• Capitolo 4: espone e discute i risultati ottenuti in fase di preprocessing
e nella successiva fase di analisi quantitativa, confrontando le sequen-
ze proposte tra loro e con il protocollo attualmente in uso presso la
struttura ospedaliera San Camillo/IRCCS.





Dopo il morbo di Alzheimer, la malattia di Parkinson (PD, Parkinson’s
disease) costituisce la più diffusa patologia neurodegenerativa e il più co-
mune disturbo del movimento [15]. In generale, la sua completa diagnosi
avviene solo quando i sintomi motori sono ormai evidenti e circa il 30% dei
neuroni dopaminergici, presenti a livello della SN, sono già morti, sebbe-
ne alcuni disturbi precoci associati alla malattia possano farne presagire la
comparsa [3].
Per la sua diagnosi e caratterizzazione, in passato, venivano impiegate
tecniche quali PET (Positron Emission Tomography) e SPECT (Single Pho-
ton Emission Tomography), le quali permettevano di effettuare valutazioni
funzionali di disfunzione nigrostriatale [1], stimando, ad esempio, la perdita
di terminali presinaptici dei neuroni dopaminergici che innervano la SNc,
mediante l’uso dei traccianti [18F]-DOPA (PET) e [18F]-fluorodeossiglucosio
(SPECT) [11]; l’imaging strutturale del cervello ottenuto tramite risonanza
magnetica (MRI, Magnetic Resonance Imaging), invece, ricopriva un ruolo
marginale. Questa tendenza era motivata dal fatto che le differenze riscon-
trabili tra soggetti patologici e i gruppi di controllo (HC,Healthy Controls)
non erano tali da avallare la diagnosi ed inoltre, tale tecnica, non sembra-
va fornire dei parametri quantitativi che permettessero di quantificare la
progressione della malattia [1].
L’introduzione di scanner a 3 e 7 Tesla, complementariamente all’utiliz-
zo di nuove sequenze, ha permesso di raggiungere una migliore risoluzione
spaziale e migliorare il contrasto delle immagini; ciò si è tradotto in una
maggiore capacità di esaminare le aree cerebrali colpite da PD.
3
Capitolo 2. Neuromelanin-MRI e Magnetization Transfer
Tra le nuove tecniche introdotte, la Neuromelanin-MRI (NM-MRI) per-
mette di valutare e quantificare in vivo la distribuzione di neuromelanina
(NM) contribuendo, perciò, alla caratterizzazione della malattia.
2.1 Anatomia Substantia Nigra e Locus Coe-
ruleus
La Substantia Nigra (SN) è un’area del sistema nervoso centrale, situata
nel mesencefalo, che, nei pazienti affetti da PD, è soggetta ad una progressi-
va degenerazione dei neuroni dopaminergici che si traduce nei tipici sintomi
associati alla malattia: tremori, rigidità degli arti, lentezza dei movimenti,
ansia, depressione, disturbi del sonno e deterioramento cognitivo.
Dal punto di vista anatomico la SN si divide in due strutture: la SNr
(pars reticulata) e la SNc (pars compacta) [9]. La SNr costituisce la parte
ventrale della SN e contiene neuroni GABA-ergici che si reticolano nel tala-
mo; la SNc costituisce, invece, la parte dorsale della SN e contiene neuroni
dopaminergici, i cui assoni formano il fascio nigro-striatale: la via dopami-
nergica dalla SN allo striato rappresenta la zona maggiormente colpita dalla
malattia di Parkinson (Figura 2.1).
Figura 2.1: Sezione trasversale del mesencefalo che illustra la struttura della SN
e la disposizione dei gruppi di cellule dopaminergiche, [26].
Le due strutture sono generalmente difficili da discernere l’una dall’altra,
ma possono essere caratterizzate e ulteriormente divise in sottostrutture,
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chiamate nigrosomi; il nigrosoma-1 è il più esteso, ed è in quest’area che si
riscontra una più netta perdita di neuroni dopaminergici [1], [9].
Il Locus Coeruleus (LC), invece, è un piccolo nucleo (≈ 15 mm di lun-
ghezza e 2 mm2 di spessore) a forma di bastoncello, situato nel tronco
encefalico (Figura 2.2), e costituisce il sito principale per la sintesi del-
la noradrenalina nel cervello, neurotrasmettitore contenente neuromelanina
[2].
Figura 2.2: Dettaglio della regione corrispondente al LC, [27].
2.2 Neuromelanina e Parkinson
La neuromelanina (NM) è un pigmento normalmente presente in speci-
fiche popolazioni neuronali del cervello umano, in particolare è contenuta a
livello dei neuroni dopaminergici della SNc e nei neuroni contenenti nora-
drenalina del LC. La NM è un pigmento insolubile, proveniente da chinoni
derivati dalla dopamina e contenuti in lisosomi autofagici, insieme a lipi-
di e altre proteine insolubili, costituito da diversi componenti, tra cui ioni
metallici: tra di essi, il ferro è il più abbondante ed è dimostrato come la
NM ne sia il principale deposito, soprattutto a livello dei neuroni pigmen-
tati della SNc, in quanto agisce da cofattore per la tirosina idrossilasi, un
enzima essenziale per la sintesi della dopamina [3],[5].
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Il complesso NM-Fe è, inoltre, caratterizzato da elevato paramagnetismo e
pertanto facilmente individuabile mediante MRI.
Figura 2.3: Andamento della concentrazione di NM nei tessuti della SN in soggetti
sani e pazienti PD, con l’invecchiamento. Nei soggetti sani, a livello di SNc, si
può notare un aumento lineare dei livelli di NM nel tempo (quadrati neri), mentre
nei soggetti patologici (quadrati bianchi) la concentrazione risulta notevolmente
inferiore [3].
Normalmente la NM si accumula con l’avanzare dell’età (Figura 2.3),
ma nei pazienti affetti da PD si osserva una diminuzione della sua con-
centrazione a livello di SNc, in dipendenza del progredire della patologia,
accompagnata dalla formazione di corpi di Lewy, degli aggregati proteici
anormali che si sviluppano all’interno delle cellule nervose, contribuendo al-
la demenza associata al morbo di Parkinson; tale dato suggerisce un ruolo
chiave della NM nel processo neurodegenerativo [1], [2], [11].
2.2.1 Neuromelanin-MRI
Le tecniche convenzionali, utilizzate in MRI, non consentono un’accura-
ta delineazione delle regioni colpite dal morbo di Parkinson, né permettono
di ottenere dati quantitativi che descrivano le variazioni di volume cui i
tessuti sono soggetti. La NM-MRI può quindi rappresentare un importante
biomarker in vivo, non solo per la diagnosi di PD ma anche per la valu-
tazione della progressione della malattia [1], [3]. Numerosi studi hanno poi
dimostrato come la NM, associata con ioni metallici quali il ferro, presenti
proprietà paramagnetiche, che comportano effetti di riduzione del rilassa-
mento longitudinale (T1); inoltre la SNc è caratterizzata dalla presenza di
alte concentrazioni di ferro, legato alla NM, motivo che contribuirebbe ad
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un’ulteriore diminuzione del T1 in NM-MRI [1], [3]. Per tale motivo, quin-
di, fin dalle prime applicazioni di questa tecnica, è emersa la possibilità di
discriminare con precisione le aree encefaliche interessate dalla patologia di
Parkinson.
L’imaging NM-MRI, è tipicamente basato sull’utilizzo di sequenze T1-w
TSE (Turbo Spin Echo) a 3 Tesla, dal momento che il segnale proveniente
dai tessuti circostanti del cervello viene soppresso a causa del prolungamento
del suo tempo di rilassamento longitudinale T1, e i nuclei contenenti NM
possono essere individuati come aree ad alta intensità rispetto al tessuto
cerebrale circostante (Figura 2.4) [5].
Figura 2.4: Immagini NN-MRI della substantia nigra e del locus coeruleus in un
soggetto sano (A, C) e in un paziente affetto da PD (B, D) [1].
Tali studi hanno evidenziato, infatti, la presenza di una significativa ridu-
zione del segnale correlato alla NM nella SNc e nel LC del paziente Parkin-
soniano, che permette di discriminare con precisione i soggetti affetti dalla
patologia dai gruppi di controllo.
Si è osservata, infine, nei pazienti con PD precoce, una più marcata atte-
nuazione del segnale nel LC e nella parte laterale della SNc, rispetto a quella
riscontrata nelle zone centrale e mediale; inoltre, misure di attenuazione del
segnale eseguite a livello del LC, hanno fornito dati caratterizzati da mag-
gior sensibilità e specificità rispetto a quelli ottenuti nella zona laterale della
SNc, indice del fatto che, indagini svolte in tale regione, permetterebbero
una più efficacie discriminazione della patologia nei suoi stadi iniziali, e che
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la degenerazione neuronale del LC potrebbe precedere quella della SNc nei
pazienti PD [1], [2].
2.3 Magnetization Transfer
Il Gold Standard negli studi NM-MRI è costituito dall’utilizzo di se-
quenze T1-weighted TSE a 3T, in quanto permettono di ottenere un buon
contrasto tra le aree cerebrali d’interesse per la patologia e i tessuti cir-
costanti. Tuttavia, l’uso di tali sequenze presenta delle limitazioni, legate
principalmente ai lunghi tempi necessari per l’esame diagnostico (superiori
ai 12 minuti) a causa del basso Rapporto Segnale Disturbo (SNR, Signal to
Noise Ratio), ad una marcata sensibilità agli artefatti da movimento e ad
un tasso di assorbimento specifico (SAR, Specific Absorption Rate) elevato,
che necessita di lunghi Tempi di Ripetizione (TR, Repetition Time) [2].
La maggior parte degli studi precedenti ha quindi applicato TSE come
sequenza 2D con risoluzione anisotropica e spessore della fetta (slice thickness)
piuttosto grande (2,5-3 mm), al fine di ottenere un SNR sufficiente e man-
tenere il tempo di scansione entro limiti accettabili [2]. Successivamente
si è osservato un miglioramento nel contrasto dell’immagine derivante dal-
l’utilizzo di sequenze 2D T1-w TSE caratterizzate da numerosi impulsi RF
(Radio Frequency) off-resonance, le quali inducevano ad un fenomeno di
Trasferimento di Magnetizzazione (MT, Magnetization Transfer).
Questi studi hanno infatti dimostrato come, sequenze con una preparazione
MT esplicita, permettessero di raggiungere una più elevata sensibilità nel
rivelare la NM rispetto a quelle basate su effetti MT indiretti, come le TSE
classiche, portando ad associare gli effetti MT all’aumento del contrasto
relativo alla NM, sia a livello di SN che di LC [2], [5]. La presenza di
ferro, infatti, influenza lo spettro MT; inoltre il ferro è presente a livello
della SN sotto forma di ferritina (Fe3+), caratterizzata da scarse proprietà
paramagnetiche, mentre il complesso NM-ferro, presente a livello della SNc,
è caratterizzato da elevato paramagnetismo: per questo motivo, tramite
NM-MRI, è possibile ottenere un segnale di intensità maggiore nella regione
SNc rispetto alla SNr. Poiché una diminuzione del T1, che si verifica nelle
aree cerebrali in cui è presente il complesso NM-ferro, va ad influenzare l’MT
enfatizzandolo, vari gruppi di ricerca hanno pensato di utilizzare impulsi off-
resonance che vadano a migliorare la combinazione degli effetti MT e T1, al
fine di aumentare il contrasto nella NM-MRI [3], [5].
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2.3.1 Principi di MT
L’interazione e scambio tra protoni di molecole d’acqua e protoni di al-
tre macromolecole da origine all’effetto MT; poiché i tessuti sono costituiti
da vari tipologie di macromolecole, l’intensità dell’interazione stessa sarà
diversa e darà origine al contrasto MT [2], [3]. Un impulso MT è un im-
pulso a RF spettralmente selettivo, che riduce il segnale MR proveniente
da alcuni tipi di tessuto, lasciando praticamente inalterati gli altri, con un
comportamento tessuto-specifico [6].
Questo effetto è stato caratterizzato in vari modi, generalmente i più ri-
correnti sono: l’MTR (MT Ratio) e il più recente qMT (quantitative MT ),
che comporta l’acquisizione di immagini a RF multiple per la generazio-
ne dello spettro MT [5]. Tale spettro verrà poi fittato da un modello che
permette la stima di indici quantitativi, per i vari compartimenti. Nei tes-
suti biologici, infatti, si può supporre che i nuclei di idrogeno (o protoni),
sussistano in due diversi stati: legati ad altre macromolecole o meno; è per-
tanto possibile analizzare gli effetti indotti da un impulso MT, mediante
il modello bicompartimentale proposto da Henkelman et al. [8]. Il primo
compartimento è indicato con il nome “free pool ” o “ liquid pool ”, compren-
sivo di molecole con tempi di rilassamento trasversale T2 lunghi (e.g., >10
ms), mentre, il secondo, viene indicato come “bound pool ” o “macromolecu-
lar pool ”, ed è costituito da quei protoni che sono legati alle macromolecole
e che, a causa della loro scarsa mobilità, sono caratterizzati da T2 corti
(e.g., <1 ms) [8].
Dal momento che la FWHM (Full Width at Half Maximum) dell’im-
pulso è inversamente proporzionale al tempo di rilassamento trasversale
(FWHM ∝ 1/T2), lo spettro del compartimento macromolecolare risulterà
molto più ampio di quanto invece non sia quello relativo al compartimento
free (Figura 2.5) [6], [10].
Come evidenziato in Figura 2.5, a seguito dell’applicazione di un impul-
so a RF off-resonance, ovvero trasmesso con uno scostamento di frequenza
∆ω rispetto a quella di Larmor, si verificherà la saturazione selettiva della
magnetizzazione longitudinale dei protoni appartenenti al compartimento
macromolecolare, senza che vi sia un effetto diretto sui protoni del com-
partimento free; tale saturazione, verrà poi trasferita alla magnetizzazione
longitudinale dei protoni nel compartimento free, secondo un processo chia-
mato magnetization exchange, che comporterà una diminuzione nel segnale
MR acquisito [6].
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Figura 2.5: Rappresentazione degli spettri relativi ai compartimenti free e bound,
centrati alla stessa frequenza di risonanza ω0 (frequenza di Larmor 42.7 MHz ×
Tesla, ad es. 128.1 MHz a 3 Tesla) [6].
L’attenuazione ottenuta sfruttando l’effetto MT, tuttavia, non dipende uni-
camente dalle proprietà intrinseche del tessuto ma è, invece, strettamente
correlata al tipo d’impulso MT utilizzato e alla corretta progettazione della
sequenza [6].
Sotto le condizioni precedentemente illustrate, l’evoluzione dei comparti-
menti free e macromolecular, può essere descritta tramite le equazioni Bloch
(2.1), per le due popolazioni di spin interagenti [5], [8]:
dM(t)
dt
= A(t)M(t) +B (2.1)
dove (Mfx, Mfy , Mfz , Mmz ), rappresentano le componenti x-,y- e z- del vettore
magnetizzazione M per i compartimenti free (f ) e macromolecular (m),
mentre, le matrici A e B, contengono i coefficienti delle equazioni di Bloch.
A =

−Rf2 −∆ω 0 0
∆ω −Rf2 −ω1(t) 0
0 ω1(t) −(Rf1 + kfm) kmf














Prendendo in considerazione le matrici 2.2 e 2.3, i coefficienti in esse presenti
rappresentano, rispettivamente:
• Rf,m1,2 i tassi di rilassamento longitudinali R1 e trasversali R2 per ogni




• ∆ω la frequenza di offset dell’impulso a RF;
• ω1(t) la dipendenza dal tempo dell’ampiezza dell’impulso a RF;
• M f,m0 le magnetizzazioni, all’equilibrio, per ognuno dei due comparti-
menti;
• kmf il tasso di magnetization exchange dal compartimento macromo-
lecolare a quello free, mentre kfm rappresenta il tasso di scambio nella
direzione opposta (kfm = kmf ∗Mm0 /M f0 );
• W (t) il tasso di saturazione del compartimento macromolecolare, de-
finito come W (t) = piω21(t)g(∆ω, Tm2 ), dove g(∆ω, Tm2 ) rappresenta la
forma della linea di assorbimento per il pool-macromolecolare [5], [7].
Per frequenze di offset basse, gli impulsi a RF andranno a saturare diret-
tamente (DS, Direct Saturation) il compartimento delle molecole d’acqua,
inducendo un’attenuazione del segnale misurato; nel modello di Henkelman
et al. [8], questa situazione corrisponderà ad avere un valore di kmf = 0.
In tal senso, quindi, il segnale MR sarà dato dalla combinazione degli effetti
indotti da MT e DS [5]. Inoltre, considerando che i contributi derivanti da
DS non potranno essere totalmente eliminati, sarà necessaria la messa a
punto di un opportuno schema sperimentale che permetta di minimizzarne
l’apporto.
2.3.2 Tecniche di quantificazione MT
In generale, le immagini ottenute sfruttando l’effetto MT, possono essere
caratterizzate in due modi: tramite il calcolo del MTR oppure mediante la
qMT, una tecnica di recente sviluppo che permette di sopperire ad alcune
limitazioni della precedente, in particolare per quanto riguarda la possibilità
di stimare degli indici quantitativi che descrivano l’effetto stesso.
Una prima caratterizzazione dell’intensità dell’effetto MT può essere co-
munque ottenuta mediante il calcolo del MTR che, come osservabile in
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Figura 2.6, è il risultato dell’apporto di due fattori: Mdir, dovuto alla satu-
razione diretta dei compartimenti, e MMT , causato dall’effetto MT vero e
proprio:
MSAT = Mdir +MMT (2.4)






dove M0 rappresenta la magnetizzazione dei compartimenti all’equilibrio
[6], [8]. Tramite un opportuno design sperimentale, è possibile massimizza-
re l’apporto relativo alla MMT e minimizzare quello dovuto alla Mdir, dal
momento che l’intensità dell’effetto MT dipende dalla frequenza di offset
scelta (∆ω), dall’ampiezza, tipologia e durata dell’impulso RF [5].
Figura 2.6: Rappresentazione della magnetizzazione longitudinale per i comparti-
menti free e macromolecular ; l’area scura, presente tra le due curve, di ampiezza
MMT , rappresenta la saturazione dovuta all’effetto MT, mentre Mdir rappresenta
la saturazione diretta [8].
La qMT comporta, invece, l’acquisizione di immagini a RF multiple
per la generazione dello Z-spettro, che verrà poi fittato da un opportuno
modello, come ad esempio quello proposto da Henkelman e collaboratori [8],
che permetterà la stima di indici quantitativi, come, ad esempio, il PSR =
Mm0 /M
f
0 (macromolecular to free pool size ratio), i tassi di trasferimento di
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In generale, per ottenere effetto MT, è necessario applicare un impulso
a RF di pre-saturazione prima dell’eccitazione; tale preparazione può essere
eseguita in due modi:
1. tramite l’applicazione continua (CW, Continuous Wave) di energia a
RF off-resonance (Figura 2.7A);
2. mediante un disegno sperimentale che prevede l’utilizzo di impulsi a
RF di durata finita, separati da un certo intervallo temporale (Figura
2.7B).
Dal momento che, solitamente, gli scanner MRI di uso clinico non sono
equipaggiati con un secondo generatore di impulsi RF, che permetterebbe di
implementare il metodo CW, gli schemi sperimentali impiegati per ottenere
effetto MT ricorrono all’utilizzo della tecnica pulsed MT [6], [10].
Questo secondo schema sperimentale è realizzato mediante una serie di im-
pulsi RF off-resonance, di ampiezza compresa tra i 5 e i 30 ms (larghezza di
banda tra 500 - 1500 Hz), seguiti da un gradiente di spoiling (spoiler gra-
dient pulse) che va a sfasare la parte residua della componente trasversale
della magnetizzazione [6].
Figura 2.7: Diagrammi delle sequenze di impulsi per i metodi di saturazione a
onda continua (CW) e treno di impulsi; B1 rappresenta l’ampiezza dell’impulso,
ts il tempo di saturazione, tdla distanza tra due impulsi successivi e dur la durata
di ciascun impulso (1/BW ).
In generale, il metodo che impiega l’utilizzo di un treno d’impulsi per
ottenere la pre-saturazione MT, deposita, a livello dei tessuti, una quantità
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minore di energia rispetto all’approccio CW. Tenendo in considerazione i
limiti SAR, l’ampiezza degli impulsi MT deve essere impostata più alta
possibile, dal momento che il grado di soppressione ottenuto sfruttando
l’MT aumenta al crescere della potenza RF applicata.
A differenza di quanto illustrato finora, dove viene eseguita un’opportuna
messa a punto del design sperimentale per ottenere la pre-saturazione MT,
in alcune sequenze utilizzate in MRI, si verifica la comparsa di effetti MT,
anche in assenza di un modulo ad esso dedicato. Un esempio di ciò, è
costituito dalle sequenze TSE e FSE (Fast Spin Echo) utilizzate in NM-
MRI, con le quali si osservava un amento del contrasto legato alla NM,
per un effetto MT, provocato dalle acquisizioni multi-slice eseguite [2] e
dall’elevato numero d’impulsi di rifocalizzazione usati [6].
2.3.4 Impulsi RF utilizzati in MT
Nell’ambito di sequenze basate sull’effetto MT, sono stati utilizzati nu-
merosi tipi di impulsi RF, caratterizzati da una larghezza di banda (BW,
BandWidth) relativamente ampia, da durata e forma precise, in quanto,
soprattutto quest’ultima, permetterà di minimizzare effetti di DS del li-
quid pool, producendo un flip angle trascurabile (e quindi eccitando non
selettivamente) in corrispondenza della frequenza di Larmor. Inoltre, l’in-
tensità del campo magnetico B1 e la frequenza di offset dell’impulso RF,
influenzano fortemente l’entità della saturazione ottenuta: riducendo la fre-
quenza di offset, in particolare, si otterrà una migliore saturazione del pool
macromolecolare [6], [10].
Le forme più comuni d’impulsi a RF, utilizzate in MRI nelle applicazioni
di MT, sono la Gaussiana e la SINC, rappresentate in Figura 2.8.
Per quanto riguarda l’impulso Gaussiano, l’intensità del campo magnetico
B1, espressa rispetto ad un sistema di riferimento ruotante solidarmente con
il campo magnetico stesso, è data dalla seguente espressione:
B1(t) = AGe
− t2
2σ2 ei∆ωrf t (2.6)
dove, la frequenza angolare di offset ∆ωrf = 2pi∆frf , produce l’irradiazione
off-resonance desiderata, e i due parametri AG (fattore di scala misurato
in µT) e σ (misurato in ms e proporzionale alla larghezza dell’impulso)
permettono la regolazione dell’onda [6].
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Figura 2.8: Rappresentazione dell’impulso SINC, simmetrico con N = 3, e di
quello Gaussiano.
L’impulso SINC, invece, è caratterizzato da un lobo centrale di ampiezza
massima e dalla presenza di una serie di lobi adiacenti di polarità alterna-
ta, la cui ampiezza decresce infinitamente e progressivamente all’aumentare
della distanza dal lobo centrale. Tale impulso viene tradizionalmente utiliz-
zato in MRI quando si vogliono ottenere fette (slice) caratterizzate da un
profilo uniforme, dal momento che la trasformata di Fourier di una funzione
SINC, di durata infinita, è un RECT.
Gli impulsi generati nelle applicazioni MRI sono, tuttavia, caratterizzati
da durata finita, e presentano un numero di lobi di ampiezza decrescente
che affiancano quello centrale. In generale, maggiore sarà il numero di lobi
considerati, migliore sarà l’approssimazione al profilo di frequenza ideale, a
discapito, tuttavia, della durata dell’impulso stesso che, aumentando, può
indurre una serie di effetti indesiderati, parzialmente attenuabile mediante
l’uso di una finestra di apodizzazione (apodizing window). Tale tecnica,
infatti, permette di superare la limitazione legata all’insorgere di fenomeni
di ringing, dovuti alla discontinuità della derivata prima, in presenza di un
impulso SINC simmetrico; finestre di apodizzazione frequentemente usate
sono quelle di Hamming e di Hanning [6].
L’espressione analitica, per il campo magnetico B1, di un impulso SINC è
la seguente:
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−NLt0 ≤ t ≤ NRt0
0 altrove
(2.7)
dove A rappresenta l’ampiezza del picco massimo per t = 0, t0 costituisce
metà della durata del picco centrale, NL e NR costituiscono, rispettivamen-
te, il numero di zero crossing a sinistra e destra; perNL = NR = N l’impulso
SINC è simmetrico. Il valore esatto della larghezza di banda può essere cal-
colato risolvendo le equazioni di Bloch, tuttavia una buona approssimazione
si può ottenere ponendo ∆f ≈ 1/t0 [6].
Figura 2.9: Rappresentazione della forma d’onda di Fermi, utilizzata nelle
applicazioni MT.
Un’altra diffusa forma d’impulso a RF, utilizzata frequentemente nelle
sequenze che sfruttano la MT, è quella di Fermi (Figura 2.9), caratterizzata
da un plateau centrale che decade, a destra e sinistra, in maniera esponen-










dove AF rappresenta il livello di ampiezza massima per il campo B1, t0 è
una misura della larghezza dell’impulso, mentre a costituisce la durata della
transizione [6].
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2.4 Protocolli d’acquisizione e tecniche
d’analisi
Tramite NM-MRI è possibile quantificare in vivo la distribuzione di NM
ed ottenere immagini, sia per quanto riguarda le strutture della SNc che per
quelle del LC, caratterizzate da un notevole contrasto, rispetto ai tessuti
cerebrali circostanti.
Le prime applicazioni di NM-MRI, eseguite su pazienti affetti da PD, furono
condotte, nel 2006, da Sasaki e colleghi, i quali utilizzarono sequenze pesate
T1 TSE su di uno scanner 3 Tesla, evidenziando come, nei soggetti pato-
logici, si riscontrasse una più marcata attenuazione del segnale proveniente
dalla SNc e dal LC, rispetto ai gruppi di controllo (Figura 2.10) [2], [15].
Successivamente, venne osservato che alcune sequenze utilizzate inducevano
la comparsa accidentale di effetti MT, i quali incrementavano ulteriormente
il contrasto tra le aree d’interesse per la patologia e i tessuti limitrofi; questa
evidenza ha spinto vari gruppi di ricerca alla messa a punto di sequenze
caratterizzate da una preparazione MT specifica per l’applicazione richiesta:
è stato infatti dimostrato come effetti MT forniscano, la maggior parte del
contrasto per le strutture contenenti NM, mentre, effetti di riduzione del
T1, contribuiscono solo in minima parte alla sua generazione [5].
Figura 2.10: Confronto del CNR in un soggetto di controllo (CO, sx) e un pa-
ziente parkinsoniano (PD, dx). Le immagini sono state acquisite utilizzando una
sequenza T1-w TSE con preparazione MT, ed è stato calcolato il CNR prendendo
come reference un peduncolo cerebrale. Analizzando in dettaglio le regioni cor-
rispondenti alla SNc, si nota una riduzione del 25% nel CNR nel paziente PD
rispetto al controllo, a conferma del fatto che si è verificata una perdita di NM a
livello di SNc nel soggetto patologico [3].
Gran parte degli studi precedenti presentavano limitazioni comuni, in
primo luogo legate al fatto che l’analisi d’immagini NM-MRI, necessita di
una precisa definizione della suddivisione anatomica della SN; tuttavia, sia
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per i pazienti PD che per i soggetti di controllo, è difficile definire in mo-
do univoco i confini che demarcano la SNc dalla SNr. Anche nel caso del
LC, la sua posizione e dimensione ne rendono difficile una corretta carat-
terizzazione mediante risonanza a 3 Tesla [3]. Nella maggior parte degli
studi NM-MRI si provvede, quindi, al tracciamento manuale della SNc e di
una regione di riferimento su una singola sezione assiale dalla scansione di
ciascun soggetto; in alcuni casi il segnale, all’interno di tali regioni viene





dove Ii è l’intensità media del segnale relativa al campione i-esimo e Iref è
l’intensità media del segnale nella reference [3], [5].
Le ridotte dimensioni delle aree d’interesse patologico, in particolare
per quanto riguarda il LC, richiedevano di effettuare acquisizioni caratte-
rizzate da elevata risoluzione spaziale, bisogno che si scontra con la ne-
cessità di mantenere i TA (Tempi d’Acquisizione) entro limiti accettabili e
mantenere, allo stesso tempo, un elevato SNR. L’esigenza, infatti, di pro-
lungare i tempi dell’esame diagnostico, incrementano drammaticamente il
rischio d’introdurre errori da artefatti da movimento, specialmente nel caso
di soggetti parkinsoniani. Le sequenze precedentemente utilizzate, infine,
comportavano elevati livelli di assorbimento specifico (SAR) per i pazienti
[15].
In Tabella 2.1 sono riportati alcuni esempi di sequenze d’acquisizione uti-
lizzate in NM-MRI, sviluppate in assenza di protocolli per la corretta pre-
parazione di sequenze specifiche per la MT.
Tabella 2.1: Alcuni protocolli d’acquisizione in NM-MRI per sequenze T1-w TSE,
impiegate nello studio della SN e del LC nella patologia di Parkinson [11], [12],
[13].
Sequenza FOV Slice TR/TE TA Numero Numero
MRI (mm2) thickness (mm) (ms) (min) di fette di echi
Castellanos et al. T1-w TSE 220 2.0 600/15 12 11 2
Kashihara et al. T1-w TSE 220 2.5 600/10 7 15 2
Reimão et al. T1-w TSE 220 2.5 633/10 8 20 3
A seguito dell’introduzione di nuove sequenze T1-w TSE con l’utilizzo
d’impulsi off-resonance che andassero ad amplificare l’interazione tra T1 e
MT, è stato possibile migliorare il SNR e ridurre gli artefatti da movimento.
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2.4.1 Analisi del LC mediante sequenze pesate MT
Numerosi gruppi di ricerca, inoltre, hanno notato come la perdita di
NM si verificasse in modo più marcato, a livello del LC rispetto a quanto
non accadesse nella SN, soprattutto negli stadi iniziali della patologia [2],
[16]. Grande interesse, perciò, sta avendo lo studio del LC tramite l’utilizzo
d’impulsi di pre-saturazione off-resonance, combinati con una readout di
tipo GRE (Gradient Echo), dal momento che il segnale rilevato presenta un
SAR minore rispetto alla più usata TSE.
In tal senso, quindi, Priovoulos e collaboratori [2] propongono la messa a
punto di una sequenza 3D MT-TFL (turbo FLASH ) per ottenere immagini
ad alta risoluzione del LC, caratterizzate da un miglior SNR, ed eseguibili in
tempi inferiori, rispetto alle tradizionali TSE. Per quanto concerne la messa
a punto delle sequenze, gli autori, prendendo in considerazione il lavoro
svolto da Mougin et al. [4], hanno proposto l’utilizzo di una sequenza MT-
TFL caratterizzata da un treno di impulsi sinc-gaussiani, off-resonance di
10 ms (larghezza di banda 250 Hz), seguito da una lettura cartesiana [2]; al
fine di ottimizzare la sequenza per l’analisi del LC, sono stati valutati, con
strumentazione 7 Tesla, due approcci per eseguire la pre-saturazione MT:
1. 8 impulsi di ampiezza 4.50 µT (0.37 µT CWPE, Continuous Wave
Power Equivalent);
2. 20 impulsi di ampiezza 3.37 µT (0.46 µT CWPE).
L’ampiezza MT, in entrambi i casi, è stata scelta empiricamente come la
massima ampiezza tollerabile dai vincoli SAR, per un soggetto di 55 kg
senza un’estensione del TR [2], mentre il CWPE [7] è stato definito come
la radice quadrata del valore quadratico medio del campo saturo, la cui
ampiezza è data dalla seguente formula:
ω1CWPE = γ
√
PSAT = γB1CWPE (2.10)
dove γ è il rapporto giromagnetico, PSAT è il campo di saturazione quadra-
tico medio, calcolato nel tempo TR’ (TR’= TR/numero di fette acquisite ∀







dove BSAT può essere calcolato a partire dalla conoscenza di θSAT , filp-angle
indotto dalla specifica forma d’onda usata per ottenere effetto MT, e p2 è
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il rapporto tra il quadrato dell’ampiezza media dell’impulso di saturazione
considerato rispetto a quello di un impulso rettangolare della stessa altezza
[7].
Gli autori hanno quindi scelto di procedere con la sequenza costituita
da 20 impulsi, dal momento che forniva risultati più performanti, facendo
variare la frequenza di offset (4.03 ppm, 6.72 ppm e 11.76 ppm) fino ad
ottenere risultati ottimali per il valore di 6.72 ppm. In Tabella 2.2, sono
riportate le sequenze utilizzate negli scanner a 3 e 7 Tesla.
Tabella 2.2: Parametri delle sequenze NM-MRI eseguite; la sequenza di satura-
zione consiste in 20 impulsi off-resonance, ad una frequenza di offset di 6.72 ppm
e larghezza di banda 250 Hz; per tutte le sequenze, tranne MP2RAGE, il FOV
(Field of View) è stato posizionato circa perpendicolarmente al ponte e ha coperto
l’area tra il collicolo inferiore e il bordo inferiore del ponte [2].
Sequenza Flip angle (µT) TE TR Flip Voxel size Numero TA
MRI of MT saturation (ms) (ms) angle (°) (mm3) di fette (min)
MT-TFL 2avg 0.46 4.08 823 8 0.4 x 0.4 x 0.5 60 9:16
7T MT-TFL 1avg 0.46 4.08 823 8 0.4 x 0.4 x 0.5 60 4:38
TFL (no sat) - 4.08 823 8 0.4 x 0.4 x 0.5 60 3:02
ME-GRE - 2.75/7.43/14.86/23.39 37 11 0.4 x 0.4 x 0.5 60 9:32
MP2RAGE - 2.47 5000 5/3 0.7 x 0.7 x 0.7 240 9:42
MP2RAGE - 2.47 5000 5/3 0.7 x 0.7 x 0.7 240 9:42
MT-TFL 4avg 0.82 3.92 508 8 0.4 x 0.4 x 1 30 11:28
3T TSE - 14 600 90 0.4 x 0.4 x 2 14 11:47
MPRAGE - 2.21 5000 9 1 x 1 x 1 256 5:05
ME-GRE - 2.65/7.37/13.10/21.11 37 11 0.5 x 0.5 x 0.5 80 8:33
Per quanto concerne le acquisizioni eseguite con scanner a 7 Tesla, è stata
utilizzata una MT-TFL 2-average, con saturazione MT ottenuta mediante
un treno di 20 impulsi, di ampiezza 3.37 µT (0.46 µT CWPE), con frequen-
za di offset di 6.72 ppm. Al fine di esaminare ulteriormente le prestazioni
della sequenza messa a punto, gli autori hanno eseguito anche una singola
acquisizione MT-TFL con gli stessi parametri; inoltre, per meglio compren-
dere come l’effetto MT contribuisca a migliorare il contrasto nell’imaging
del LC, è stata compiuta un’acquisizione TFL in assenza di preparazione
MT. Tramite una ME-GRE (Multi-Echo-Gradient Echo sequence) è stato
infine possibile esaminare la relazione presente tra concentrazione di ferro
nei tessuti e aumento del contrasto a livello di LC.
Anche per quanto riguarda le acquisizioni eseguite con scanner a 3 Tesla,
sono state usate sequenze MT-TFL 4-average, con saturazione MT ottenuta
mediante 20 impulsi di ampiezza 6.75 µT (0.82 µT CWPE) con frequenza di
offset di 6.72 ppm e sequenze T1-weighted TSE. Al fine di avere un’efficace
termine di confronto per le immagini ottenute, rispettivamente, mediante
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gli scanner a 3 e 7 Tesla, è stata realizzata una sequenza MP2RAGE (Ma-
gnetization Prepared 2 Rapid Acquisition Gradient Echo), tramite la quale
è stato possibile, allo stesso tempo, ricavare le mappe R1 ed effettuare la
coregistrazione delle immagini prodotte dai due diversi scanner [2].
Successivamente, nella fase di processing, gli autori hanno provveduto a
registrare tra loro le immagini del tronco cerebrale, mediante una trasforma-
zione rigida contenuta nel pacchetto ANTS (Advanced Normalization Tools)
e a coregistrarle con le immagini T1 usando la tecnica BBR (Boundary Ba-
sed Registration); infine, hanno eseguito la segmentazione del LC, per le
immagini acquisite con sequenze 3T TSE, 3T MT-TFL e 7T MT-TFL, e
alla definizione di una reference ROI a livello del PT (Pontine Tegmentum)
utilizzando le immagini a 7T T1-w.
Gli autori hanno poi voluto effettuare un confronto tra le sequenze
TSE classiche e le MT-TFL: in tal senso hanno quindi calcolato la LSF
(Line Spread Function) a livello della SN, dal momento che risulta più
facile da localizzare rispetto al LC e presenta le medesime caratteristi-
che di iperintensità nelle immagini pesate MT, e la ERF (Edge Response
Function).
Tabella 2.3: Valori del SNR e del CNR, nella regione LC, per le immagini ottenute
con varie sequenze [2].
TSE and MT-TFL images Numero di soggetti SNR medio (STD) CNR medio (STD)
3T MT-TFL 5 5.74 (1.12) 1.86 (0.34)
7T MT-TFL single acquisition 6 8.42 (0.71) 1.52 (0.34)
7T MT-TFL 2 average 5 8.59 (0.61) 1.82 (0.26)
3T TSE 6 6.10 (0.30) 1.32 (0.19)
In Tabella 2.3 sono riportati i dati, relativi al confronto delle sequenze MT-
TFL e TSE, sia a 3 che a 7 Tesla, grazie ai quali è stato possibile constatare
come i tempi per l’esame diagnostico fossero simili e attestare la qualità
delle immagini ottenute, mediante il calcolo del SNR e del CNR (Figura
2.11) [2].
Infine, è stato valutato se il contrasto, a livello del LC, ottenuto con
sequenze TSE, fosse dovuto ad effetti MT o ad un allungamento di R1
(R1=1/T1), probabilmente a causa di un aumento della concentrazione di
ferro.
E’ stata, pertanto, calcolata voxel per voxel la mappa MTR, mentre, le
mappe R1, R2* e S0 (segnale a TE = 0) sono state ottenute, rispettivamente,
da: sequenza MP2RAGE, per quanto riguarda R1, sequenza ME-GRE, per
quanto concerne le altre. L’effettivo aumento di segnale riscontrato nel LC
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Figura 2.11: Confronto tra SNR e CNR, nel LC, per le sequenze 3T TSE, 3T MT-
TFL, 7T MT-TFL singol acquisition e 7T MT-TFL 2-average (A). In (B) CNR
tra la regione LC e PT (Pontine Tegmentum). Si può notare come le immagini
acquisite a 7T siano caratterizzate da un SNR più elevato rispetto a quelle a 3T,
mentre i risultati trovati per quanto riguarda il CNR risultano similari [2].
rispetto alla reference (PT), tramite sequenze MT-TFL avalla l’ipotesi che
effetti MT possono contribuire a migliorare il contrasto nella NM-MRI.
Figura 2.12: Vista multi-contrasto della regione LC. (A) immagine MT-TFL; (B)
Immagine TFL senza pre-saturazione; (C) Mappa MTR; (D) Mappa R2*; (E)
Mappa S0; (F) Immagine pesata T1 [2].
Dal confronto delle immagini del LC con le mappe R1, R2* e S0 non
è emerso un effettivo aumento del contrasto, come invece si era ottenuto
passando dalle sequenze TSE a quelle con preparazione MT esplicita; da
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notare, infine, come nelle mappe R2*, non emerga l’iperintensità del se-
gnale associata al LC, riscontrabile invece nelle immagini MT-TFL e MTR
(Figura 2.12).
Da questi studi è emersa la possibilità di ottenere, tramite sequenze
MT, immagini del LC caratterizzate da una maggiore risoluzione spaziale,
permettendo, inoltre, la riduzione dei tempi d’acquisizione (≈ 12 min) e
un miglioramento del SNR, rispetto a quanto era possibile raggiungere con
le sequenze TSE standard. Gli autori hanno poi constatato come fosse
possibile, a 7T, ottenere una buona localizzazione spaziale del LC, anche
con una singola acquisizione, riducendo drasticamente i tempi diagnostici,
limitando artefatti da movimento, ma conservando un elevato SNR e CNR.
Emerge, quindi, la necessità di sfruttare sequenze con una preparazio-
ne MT esplicita per migliorare il contrasto a livello di LC e SNc, al fine
di ottenere una più precisa segmentazione dell’immagine ed avere una più
efficace visione del progredire della malattia di Parkinson, oltre a parametri
quantitativi che ne permettano una corretta caratterizzazione.
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Come illustrato nel capitolo precedente, la tecnica NM-MRI sta riscon-
trando, negli ultimi anni, un impiego crescente come strumento di ricerca
nel campo della malattia di Parkinson. Lo sviluppo di nuove sequenze ha
infatti permesso di discriminare con più precisione le aree cerebrali interes-
sate dalla patologia, rispetto ai tessuti limitrofi, stimolando l’interesse verso
tale metodica diagnostica, individuata come strumento ottimale per quan-
tificare la perdita di NM nei pazienti PD, soprattutto per quanto concerne
le fasi iniziali della patologia [15]. L’evidenza, poi, che sequenze con una
preparazione MT dedicata, permettessero di ottenere immagini caratteriz-
zate da un contrasto migliore e un più elevato SNR, mantenendo i tempi
d’acquisizione pressoché invariati, ha stimolato l’interesse verso tale tecnica.
In questo capitolo vengono presentate le sequenze che sono state messe
a punto, nell’ottica di enfatizzare il contributo conseguente all’effetto MT,
un primo dataset derivante da acquisizioni eseguite su soggetti sani e le
analisi principali svolte sulle immagini ottenute. In particolare, per quanto
concerne la messa a punto e la successiva ottimizzazione delle sequenze,
sono stati analizzati i lavori eseguiti da Nikos Priovoulos et al. [2] e da
Olivier Mougin et al. [4], sulla base dei quali sono state individuate alcune
sequenze d’interesse per un’ottimale enfatizzazione dell’effetto MT.
Il preprocessing ha invece coinvolto una serie di procedure necessarie al
fine di ottenere immagini consistenti, quali Brain extraction, normalizzazio-
ne e coregistrazione. Per quanto concerne la fase finale di elaborazione delle
immagini, si è scelto di eseguire il calcolo di parametri quali SNR e CNR,
che permettessero di quantificare e valutare la bontà delle acquisizioni effet-
tuate con il nuovo protocollo proposto per la neuromelanina, consentendo
il confronto con le sequenze attualmente in uso.
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Capitolo 3. Materiali e Metodi
3.1 Ottimizzazione delle sequenze
Prendendo in esame gli studi eseguiti dai gruppi di ricerca guidati da
Nikos Priovoulos (Maastricht) [2] e da Olivier Mougin (Nottingham) [4], si
è scelto di proporre una sequenza, con preparazione MT esplicita, caratte-
rizzata da impulsi MT multipli, che riprendesse alcune delle caratteristiche
delle sequenze presenti in tali lavori e permettesse di mettere in evidenza il
contrasto dovuto alla Neuromelanina.
In particolare, il gruppo di ricerca di O. Mougin [4], proponeva una
sequenza costituita da una pre-saturazione, ottenuta ad una specifica fre-
quenza di offset, seguita da una lettura 3D di tipo TFE (TR/TE=12.5/6 ms,
SSi=10 s, FOV=192 x 180 x 50 mm3, risoluzione: 1.5 x 1.5 x 1.5 mm3, α=8°,
TFE factor=410) caratterizzata da una serie di echi a gradiente singolo
acquisiti rapidamente, campionando radialmente il K-space (Figura 3.1).
Nello specifico, la sequenza di pre-saturazione consisteva in un treno di
N=20 impulsi sinc-gaussiani, off-resonance con BW di 200 Hz e durata 30
ms, applicati ad intervalli di T=60 ms. Gli autori hanno quindi effettuato di-
verse prove, su di un singolo soggetto sano, con l’obiettivo di determinare le
ottimali frequenze e ampiezze degli impulsi off-resonance, che permettessero
di non superare i vincoli SAR.
Al termine della fase di pre-saturazione, prima della lettura TFE, è stato
applicato un gradiente di spoiler di ampiezza Gspoiler=33 mT/m e durata
14.6 ms, per rimuovere eventuali residui di magnetizzazione trasversale.
Figura 3.1: Rappresentazione schematica della sequenza proposta da Mougin et
al. [4]. La sequenza MT-TFE è costituita da due parti: la prima in cui viene
realizzata la pre-saturazione vera e propria, mediante un treno di N impulsi RF
off-resonance, di ampiezza B1peak, larghezza di banda BW e frequenza di offset
∆ω, la seconda caratterizzata dalla lettura TFE.
26
Nel presente lavoro di tesi si è voluto cercare di replicare quanto pro-
posto, su scanner a 7 Tesla, dai gruppi di ricerca precedentemente citati,
lavorando su strumentazione Philips a 3 Tesla. Nello specifico, quindi, so-
no state preparate, mediante un ambiente di programmazione proprietario
di Philips, tre sequenze MT-TFE, caratterizzate da diversa risoluzione, in
cui la pre-saturazione è stata ottenuta mediante un treno di 20 impulsi,
off-resonance, di tipo sinc-gaussian della durata di 20 ms. La frequenza
di offset è stata impostata a 858 Hz (valore ricavato applicando la (3.1)),
come suggerito dai lavori precedentemente illustrati [2], mentre l’intervallo
di tempo per l’applicazione di ciascun impulso è stato impostato a 20 ms.
Frequenza (Hz) =
Frequenza (ppm)− Frequenza portante (Hz)
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(3.1)
A partire dal lavoro eseguito da J. Langley e collaboratori [19], si è scelto
di realizzare una sequenza caratterizzata da un Voxel size di 0.8 x 0.8 x 3
mm, per poi proporre delle sequenze caratterizzate da una risoluzione mi-
nore e da tempi d’acquisizione (TA, Acquisition Time) costanti. Tale scelta
è motivata dal fatto che, Voxel size di dimensioni maggiori contribuiscono
a migliorare il rapporto segnale disturbo (SNR) ma, di contro, determinano
un rischio maggiore per quanto riguarda la possibilità di introdurre nelle
immagini artefatti da volume parziale.
Di seguito, in Tabella 3.1, sono riportate le caratteristiche delle tre sequenze
realizzate:
Tabella 3.1: Specifiche delle sequenze messe a punto di tipo MT-TFE.
NM_0.5_0.5_2 NM_0.6_0.6_2.5 NM_0.8_0.8_3
Voxel size (mm3) 0.5 x 0.5 x 2 0.6 x 0.6 x 2.5 0.8 x 0.8 x 3
FOV (Field of View) (mm) 110 x 110 x 40 110 x 110 x 40 110 x 110 x 39
Number of slices 20 16 13
Slice Orientation trasversale trasversale trasversale
Readout 3D cartesiano TFE 3D cartesiano TFE 3D cartesiano TFE
shot mode multishot multishot multishot
TFE factor 20 20 20
TE (Time Echo) (ms) 4 4 4
TR (Repetition Time) (ms) 7.8 7.6 7.4
Flip angle (α) (°) 8 8 8
Acquisition Matrix 220 x 220 184 x 184 140 x 138
NSA (Number of Signal Averages) 7 11 18
Pulse_shape sg_100_100_0 sg_100_100_0 sg_100_100_0
Number of elements 20 20 20
Pulse duration (ms) 20 20 20
Pulse intervals (ms) 20 20 20
TA (Time Acquisition) 10:18.9 10:10.7 10:02.4
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Gli schemi di pre-saturazione proposti e le sequenze successivamente rea-
lizzate, sono stati scelti seguendo le linee guida riportate negli studi più re-
centi presenti in letteratura e verificando, inoltre, che i limiti di assorbimento
specifico (SAR) non fossero superati.
Per lo sviluppo delle sequenze si è ricorso all’utilizzo del software Philips
Release 5.4.1 - DDAS, all’interno del quale avviene la programmazione del-
le sequenze in un ambiente proprietario, chiamato Pulse Programming En-
vironment (PPE) all’interno della suite di programmazione MR-Paradise;
il linguaggio di programmazione, semi proprietario di Philips con sintassi
C++ e compilatore ibrido, è Goal C++.
3.2 Acquisizione dati NM-MRI
Nel presente studio, sono stati reclutati sei soggetti maschi, di età com-
presa tra i 23 e i 29 anni. Tutti i partecipanti erano sani e, come valutato
nei questionari self-report compilati, privi di problemi neurologici o psichia-
trici. Tutti i partecipanti hanno, inoltre, fornito il consenso informato per
lo studio, mediante lettura e firma di un documento che descrive le proce-
dure e possibili rischi, prima dell’inizio delle scansioni. I soggetti, per tutta
la durata dell’acquisizione, all’interno della camera di Risonanza Magneti-
ca, erano posti in posizione supina, con le braccia rilassate distese lungo i
fianchi e la testa bloccata mediante apposito poggiatesta regolabile; tale po-
stura doveva essere mantenuta il più possibile invariata per tutta la durata
dell’esame diagnostico.
I dati NM-MRI sono stati acquisiti presso la Fondazione Ospedale San
Camillo/IRCCS, mediante uno scanner di risonanza magnetica a 3T (In-
genia CX-3T, Philips Medical Systems) con bobina head coil a 32 canali.
Le acquisizioni sono state eseguite in due sessioni diverse: la prima, che
ha coinvolto due soli soggetti per una durata totale dell’esame diagnostico
di circa 40 minuti, ha permesso di tarare e ottimizzare alcuni parametri
della sequenza proposta, in particolare per quanto attiene al protocollo di
pre-saturazione MT, direttamente dal terminale dello scanner, per ottenere
una più precisa e pulita delineazione delle aree d’interesse. Nella seconda,
invece, sono stati acquisiti i rimanenti volontari con la sequenza MT-TFE
ottimizzata, per una durata totale dell’esame di circa 55 minuti.
Infatti, allo scopo di confrontare le performance delle sequenze prepa-
rate, in sede d’esame diagnostico, sono state anche effettuate una serie di
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acquisizioni con il protocollo Gradient Echo FFE, attualmente in uso nella
struttura ospedaliera, per lo studio della neuromelanina. Inoltre, al fine di
ottenere un metro di paragone per validare i risultati ottenuti, mediante
le sequenze proposte, e valutare l’impatto che una preparazione MT espli-
cita ha a livello di NM-MRI, sono state eseguite delle acquisizioni di tipo
T1-weighted MPRAGE, le cui specifiche sono riassunte in Tabella 3.2.
Tabella 3.2: Specifiche della sequenza di tipo FFE, utilizzata per l’analisi delle
aree cerebrali ad elevata concentrazione di neuromelanina, e della sequenza T1-
weighted (MPRAGE), eseguite nello studio, su scanner 3 Tesla.
NM-FFE T1-w
Voxel size (mm3) 0.8 x 0.8 x 1.5 0.62 x 0.62 x 0.8
FOV (Field of View) (mm) 100 x 61 x 53 190 x 250 x 320
Number of slices 50 300
Slice Orientation trasversale sagittale
TFE factor 20 156
TE (Time Echo) (ms) 4.2 4.5
TR (Repetition Time) (ms) 75 9.9
Flip angle (α) (°) 14 8
NSA (Number of Signal Averages) 2 1
TA (Time Acquisition) 8:06 5:00
Per tutte le sequenze utilizzate, si è scelto come riferimento per il cor-
retto posizionamento del FOV, il PT (Pontine Tegmentum), area cerebrale
situata nel tronco encefalico, preso a livello della slice assiale pesata T1
(Figura 3.2).
Figura 3.2: Visone saggittale per il corretto posizionamento del FOV e delle bande
di saturazione, collocate con angolazione obliqua rispetto alla regione del bulbo
oculare, per saturare l’intensità del segnale nelle acquisizioni eseguite.
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Le bande di saturazione sono state collocate perpendicolarmente all’enco-
ding di fase, vicino alla linea di demarcazione della base del cranio, in modo
da limitare artefatti da volume parziale, derivanti da un FOV ridotto, ed
evitare la soppressione accidentale dei segnali legati alle aree d’interesse
contenenti neuromelanina.
3.3 Elaborazione delle immagini
Prima di poter procedere con l’analisi delle immagini ottenute, è stato
necessario convertire il formato DICOM, utilizzato da molte apparecchiatu-
re mediche come standard per la memorizzazione degli esiti degli esami, nel
formato NifTi, in quanto, quest’ultimo, consente una più vasta interopera-
bilità tra suite di calcolo per immagini biomedicali ed utilizza la convenzione
neurologica. Per la conversione è stato utilizzato il software dcm2niix [23].
Inoltre, preliminarmente alle operazioni di coregistrazione e normalizza-
zione delle immagini, si è scelto di effettuare un’operazione di brain extraction
o skull stripping : tale step è necessario nella maggior parte degli studi di
risonanza magnetica strutturale, in quanto permette di separare il tessuto
cerebrale da tutti quei tessuti che possono costituire fonte di disturbo, come
osso, midollo, occhi e grasso. Nello specifico, tale operazione è stata effettua-
ta sulle immagini T1 pesate di ciascun soggetto (metodo MASS, Multi Atlas
Skull Stripping [28], [29]), in modo tale che fosse successivamente possibile,
mediante normalizzazione, portare i volumi cerebrali acquisiti sullo spazio
MNI (Montreal Neurological Institute, ICBM 2009c Non-linear Symmetric
and ICBM152 2006 Non-linear Symmetric) [20], [21] (Figura 3.3).
3.3.1 Preprocessing
Per ottenere i risultati, in seguito riportati, si è ricorso al software open
source ANTs (Advanced Normalization Tools) [24], la cui libreria contie-
ne una serie di toolbox utili alla registrazione, normalizzazione e segmen-
tazione di immagini. Per quanto concerne questa prima fase di elabora-
zione, si è scelto di procedere mediante le operazioni di coregistrazione e
normalizzazione; queste due tecniche permettono rispettivamente di:
• stimare una trasformazione spaziale ottimale che permetta di sovrap-
porre due o più immagini dello stesso soggetto, acquisite in tempi e
con modalità differenti, al fine di consentirne un confronto;
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• normalizzare volumi acquisiti da soggetti diversi su di uno stesso
template comune, detto spazio stereotassico, permettendo di forni-
re una semplice descrizione anatomica delle aree cerebrali mediante
coordinate spaziali e il confronto tra soggetti diversi.
Figura 3.3: Spazio MNI, ICBM 2009c Non-linear Symmetric [20].
L’obiettivo iniziale del preprocessing spaziale è stato, quindi, quello di
normalizzare, per ogni singolo soggetto, le immagini pesate T1, precedente-
mente sottoposte alla procedura di brain extraction e rappresentanti lo spa-
zio di riferimento, rispetto ai due template scelti, che costituiranno invece la
moving image, individuati dall’atlante ICBM 2009c Non-linear Symmetric
e da quello ICBM152 2006 Non-linear Symmetric (Figura 3.5), quest’ultimo
utilizzato per delineare la reference region utilizzata per il successivo calcolo
del CNR e corrispondente al peduncolo cerebellare [19], area del mesencefalo
caratterizzata da concentrazioni di NM trascurabili.
Il processo ha coinvolto sia operazioni lineari, quali trasformazione rigida
(6 gradi di libertà) e affine (12 gradi di libertà), che tecniche di tipo non
lineare come, ad esempio, l’algoritmo SyN, che opera una trasformazio-
ne diffeomorfica; l’uscita prodotta sarà, quindi, costituita dall’immagine di
partenza coregistrata su quella di riferimento.
E’ stata quindi effettuata, successivamente, la coregistrazione delle im-
magini T1-w rispetto a quelle pesate in MT.
Per ogni soggetto, in particolare, sono stati valutati volumi acquisiti a diver-
sa risoluzione (2, 2.5 e 3 mm), realizzando l’operazione in esame mediante
una singola trasformazione rigida, generalmente impiegata per registrare
immagini di uno stesso soggetto tra loro.
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Infine, è stato necessario ricondurre le immagini dallo spazio del tem-
plate scelto a quello MT, in modo tale da ottenere le maschere utili per le
successive fasi di elaborazione: come immagini di riferimento sono state pre-
se quelle pesate in MT, a diverse risoluzioni, ottenute negli step precedenti,
in input sono state passate le immagini degli atlanti, per ottenere, quin-
di, le maschere desiderate. Nello specifico, le normalizzazioni, dallo spazio
MNI verso quello MT, precedentemente descritte, sono state eseguite uti-
lizzando i due template proposti, rispettivamente, da Zang et al. [17] e da
Wang et al. [18], mentre, per la determinazione della reference, si è utilizza-
to l’ICBM-DTI-81 white-matter labels atlas (Figura 3.5) fornito dalla JHU
(Johns Hopkins University) [22]. Per tutte le operazioni sopracitate è stata
utilizzata una tecnica di interpolazione lineare, ad eccezione di quanto fatto
per l’ultima operazione di normalizzazione dallo spazio JHU a quello delle
immagini pesate T1, dove è stata utilizzata la funzione di interpolazione
Nearest neighbour, la quale considera l’intensità del voxel nel nuovo volume
pari a quella del voxel più vicino, nel volume originale; tale tecnica risulta
più adatta a trattare immagini di maschere, dal momento che ne preserva i
bordi e il valore.
Quanto appena illustrato è stato, quindi, applicato anche alle imma-
gini acquisite con il protocollo per l’analisi della NM attualmente in uso
presso la Fondazione Ospedaliera San Camillo/IRCCS. Nello specifico tale
protocollo, di tipo FFE, prevede di ottenere una mappa cumulativa di sot-
trazione tra echi, mediando il segnale relativo ai primi quattro echi T1-w,
dove esso è maggiormente intenso, e sottrarre l’ottavo eco T2-w, relativo
ad un’immagine omogenea a livello delle aree sotto esame. E’ stata quindi
effettuata, la coregistrazione delle immagini T1-w rispetto a quelle ottenute
dalla procedura appena descritta, per poi, successivamente, operare la nor-
malizzazione per ricondurre le immagini dallo spazio dei template scelti a
quello della NM, per ottenere delle maschere consistenti con quelle prece-
dentemente ricavate per le sequenze MT proposte, al fine di consentire un
confronto tra le performance dei due protocolli.
3.3.2 Analisi delle immagini MRI
Le analisi di seguito descritte sono state realizzate mediante il software
di calcolo numerico MATLAB R2018b (Mathworks, Natick, MA, USA).
Le elaborazioni sono state eseguite a partire dall’immagine pesata in MT.
Grazie alle maschere, precedentemente ottenute in fase di normalizzazione
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Figura 3.4: Flow chart rappresentante le operazioni eseguite nella fase di
preprocessing delle immagini.
con i due template utilizzati [17] e [18], è stato possibile isolare le aree
d’interesse per procedere con il calcolo di SNR e CNR, seguendo quanto






(IROI − IRef )
STDcombined
(3.3)
dove IROI rappresenta l’intensità media del segnale nella ROI considerata,
IRef l’intensità media del segnale nella regione di riferimento, corrispondente
al peduncolo cerebellare; STDROI e STDcombined rappresentano, invece, ri-
spettivamente, la standard deviation dell’intensità del segnale nella ROI in
esame e la standard deviation ottenuta considerando, contemporaneamente,
la regione d’interesse e la reference. Al fine di includere una quantità sem-
pre maggiore di informazione utile, restringendo l’area soggetta all’analisi,
è stato inizializzato un vettore contenente le soglie desiderate da applicare
alle immagini.
Nello specifico è stata realizzata una function che restituisce in uscita
SNR e CNR delle regioni esaminate, ricevendo in ingresso: l’immagine co-
registrata dallo spazio T1 rispetto a quello MT, una struttura contenete le
regioni d’interesse, la reference e un vettore con i diversi valori di soglia scel-
ti. A questo livello, si è reso necessario normalizzare le ROI, per ottenere
maschere con valori compresi tra 0 e 1.
Successivamente, dopo aver selezionato dall’immagine normalizzata con il
template JHU ICBM-DTI-81, le regioni 13 e 14 corrispondenti al peduncolo
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cerebellare (Figura 3.5), si è aggiunto un ulteriore step di elaborazione mor-
fologica dell’immagine, realizzato mediante l’operatore di erosion (elemento
di base disco con diametro pari a 3 mm).
Figura 3.5: Atlante JHU ICBM-DTI-81 white-matter labels atlas nelle proiezioni
coronale e assiale; in grigio (13) e in giallo (14) sono evidenziate le regioni, prese
come reference per le analisi, relative al peduncolo cerebellare [22].
Tale passaggio si è reso necessario, in quanto, come constatato median-
te ispezione visiva dei risultati ottenuti nella normalizzazione dallo spazio
JHU a quello T1, si evidenziava una erronea delineazione dei margini, con
conseguente degradazione della reference.
Questa operazione è stata realizzata per mezzo della funzione di MATLAB
imerode ed ha permesso di eliminare dettagli irrilevanti dall’immagine, rea-
lizzando un graduale restringimento dei contorni che costituiscono il back-
ground e che sono stati erroneamente inclusi nella regione d’interesse, per
ottenere una più precisa e pulita definizione delle aree oggetto di studio.
Una volta completate le procedure appena descritte, si è proceduto con
il calcolo, intra-ROI, di SNR e CNR, per tutti i soggetti e per ogni riso-
luzione con cui sono state acquisite le immagini con la sequenza MT-TFE
messa a punto, considerando tutte le regioni d’interesse individuate. Tale
operazione è quindi stata eseguita anche rispetto alle immagini ottenute con
il protocollo per la NM attualmente in uso presso la struttura ospedaliera,





Nel seguente capitolo vengono riportati e discussi i risultati ottenuti,
nelle principali fasi di elaborazione dell’immagine, sia per quanto concerne
le operazioni preliminari di preprocessing, eseguite mediante il pacchetto
ANTs, che per quanto riguarda la successiva fase di analisi quantitativa,
eseguita mediante il software di calcolo numerico MATLAB.
4.1 Risultati Preprocessing
Di seguito sono riportati i risultati relativi alle operazioni di brain ex-
traction, di normalizzazione e di coregistrazione: le immagini presentate
fanno riferimento ad un unico soggetto acquisito con la sequenza messa a
punto di tipo MT-TFE con risoluzione 0.6 x 0.6 x 2.5 mm.
Al fine di valutare la bontà delle operazioni eseguite, in questa fase pre-
liminare di elaborazione delle immagini, è stato utilizzato il visualizzatore
d’immagini FSLeyes 5.0.10 [25].
In Figura 4.1, viene riportato il risultato dell’operazione di Brain Ex-
traction eseguita sull’immagine pesata T1 del soggetto; tale risultato è sta-
to conseguito adattando una maschera, presa come modello di riferimento,
sull’immagine cerebrale MRI per separare il cervello dal cranio. Questa
operazione rappresenta uno step preliminare necessario in molte analisi di
immagini strutturali ottenute tramite MRI, in quanto permette di isolare
la regione cerebrale d’interesse dalle aree che possono costituire fonte di
disturbo per le successive fasi di elaborazione dell’immagine.
Nel complesso si può notare come, l’intero volume cerebrale, risulti ben
isolato dai tessuti limitrofi.
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Figura 4.1: Operazione di Brain Extraction. Come immagine a livelli di grigio
è rappresentata, nei tre piani sagittale, assiale e coronale, l’immagine pesata T1
presa come riferimento; in rosso emerge la struttura cerebrale privata dello scalpo
e di tutti i tessuti che possono costituire fonte di disturbo per le elaborazioni
successive.
Le operazioni sopra descritte hanno quindi permesso di realizzare la
normalizzazione dallo spazio MNI dei due atlanti utilizzati (ICBM 2009c e
ICBM152 2006) a quello delle immagini T1-w private dello scalpo (Figura 4.2).
Figura 4.2: Nella porzione superiore sono riportati, nei tre piani sagittale, assiale
e coronale, i risultati della normalizzazione MNI ICBM 2009c rispetto alla T1;
inferiormente, invece, l’esito della normalizzazione MNI ICBM152 2006 rispetto
alla T1.
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Per quanto riguarda, invece, i risultati ottenuti in fase di coregistrazione,
in Figura 4.3 viene rappresentato l’esito dell’allineamento spaziale eseguito.
Nello specifico, si nota come tale operazione abbia permesso di riallineare
le strutture anatomiche d’interesse, mediante una semplice trasformazione
rigida, che ha permesso di ricondurre l’immagine T1-w del soggetto nello
spazio dell’immagine pesata in MT.
Confrontando le diverse componenti cerebrali si può notare come, al termine
dell’operazione eseguita, le aree d’interesse si dimostrino in sovrapposizione.
Figura 4.3: Operazione di coregistrazione dell’immagine T1-w (immagine a livelli
di grigio) rispetto all’immagine ottenuta mediante la sequenza messa a punto di
tipo MT-TFE (area rossa), nei tre piani sagittale, assiale e coronale.
Successivamente, al fine di ottenere le maschere desiderate per poter
isolare le strutture anatomiche d’interesse del mesencefalo, sono state ese-
guite le operazioni di normalizzazione dallo spazio MNI verso quello MT,
utilizzando i template proposti da Zang et al. [17] e da Wang et al. [18].
In particolare, è stato possibile delineare le diverse aree della SN (mediale,
laterale e ventrale) e dei gangli della base (globo pallido, nucleo rosso, SN,
corpi mammillari e nucleo subtalamico), al fine di riportarle nello spazio
dell’immagine coregistrata, ottenendo, anche in questi casi, una buona so-
vrapposizione con le strutture cerebrali (Figura 4.4 e Figura 4.5), sebbene
sia possa riscontrare una leggera assimetria tra le strutture corrisponden-
ti della parte destra e sinistra, probabilmente a causa di un non perfetto
posizionamento del FOV in fase di acquisizione.
Come ultima operazione, della fase di preprocessing, è stata effettuata la
normalizzazione dallo spazio dell’atlante ICBM152 della JHU verso quello
MT dell’immagine coregistrata in precedenza (Figura 4.6).
37
Capitolo 4. Risultati e Discussione
Figura 4.4: Operazione di normalizzazione dallo spazio MNI, utilizzando il tem-
plate di Zhang et al. [17], verso quello dell’immagine ottenuta coregistrando la
T1-w rispetto alla MT-TFE. In rosso è rappresentata l’area relativa alla parte
ventrale, in verde la parte laterale, mentre, in blu, la parte mediale della SNc.
Figura 4.5: Operazione di normalizzazione dallo spazio MNI, utilizzando il tem-
plate di Wang et al. [18], verso quello dell’immagine ottenuta coregistrando la
T1-w rispetto alla MT-TFE. In rosso è rappresentata l’area relativa alla SN, in
verde la zona corrispondente al nucleo rosso, in giallo i corpi mammillari, in blu
il nucleo subtalamico e in nero il globo pallido.
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Figura 4.6: Operazione di normalizzazione dallo spazio dell’atlante ICBM152 del-
la JHU, verso quello dell’immagine ottenuta coregistrando la T1-w rispetto alla
MT-TFE, al fine di ottenere la regione di riferimento d’interesse (ROI 13 e 14).
Tale passaggio si è reso necessario al fine di individuare la reference re-
gion, corrispondente al peduncolo cerebellare, utilizzata, successivamente,
per l’estrazione del CNR. In particolare, l’analisi di Figura 4.6, evidenzia
una erronea delineazione dei margini a livello delle aree del peduncolo cere-
bellare, che ha indotto, nella successiva fase di elaborazione delle immagini
per il calcolo di SNR e CNR, all’applicazione dell’operatore morfologico di
erosione, per delineare in maniera più precisa le zone in esame.
4.2 Risultati Analisi
L’analisi visiva, delle immagini ottenute mediante le sequenze MT-TFE
proposte, evidenzia la presenza di aree ad elevata iperintensità (Figura 4.7 (a)),
in corrispondenza delle zone anatomiche della SNc, rispetto ai tessuti cere-
brali circostanti, in accordo con quanto riportato in letteratura.
Con l’obiettivo di confermare quantitativamente quanto appena eviden-
ziato da un punto di vista qualitativo, si è scelto di eseguire, intra-ROI,
il calcolo del rapporto segnale disturbo (SNR) e del rapporto contrasto
disturbo (CNR), i cui risultati sono di seguito illustrati.
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(a) (b)
Figura 4.7: (a) Immagine del mesencefalo ottenuta mediante la sequenza MT-TFE
messa a punto, con risoluzione 0.6 x 0.6 x 2.5 mm. (b) Immagine ricavata tramite
il protocollo per la NM in uso presso la struttura ospedaliera San Camillo/IRCCS.
In particolare, dopo aver eseguito un’analisi comparativa dei risultati otte-
nuti con le tre sequenze proposte a diversa risoluzione, al fine di determinare
quale tra esse costituisse la scelta più performante nel delineare le aree d’in-
teresse per la NM, è stato eseguito un confronto con il protocollo FFE in
uso presso la struttura ospedaliera S. Camillo/IRCCS.
Confrontando i grafici, relativi al calcolo del SNR, ottenuti partizionando
la SN nelle sue componenti laterale, ventrale e mediale, tramite il templa-
te proposto da Zhang et al. [17], per le tre sequenze MT-TFE proposte,
(Figura 4.8) è possibile constatare come il valore mediano risulti omoge-
neo per tutte le regioni, e, in particolare, come la sequenza con risoluzio-
ne 0.6 x 0.6 x 2.5 mm restituisca una risposta migliore in termini di STD
(standard deviation), consentendo una più precisa riproducibilità dei risul-
tati. Tale dato è motivato dal fatto che, l’utilizzo di sequenze caratterizzate
da un Voxel size di dimensioni maggiori determinano un rischio superiore
di introdurre nelle immagini artefatti da volume parziale.
Ciò, inoltre, è in linea con quanto desumibile analizzando i risultati ottenuti
con il medesimo template, relativi al calcolo del CNR (Figura 4.9), dove
si osservano valori mediani simili per tutte le risoluzioni ma una minore
variabilità per quanto concerne le misure effettuate con la sequenza 0.6 x 0.6
x 2.5 mm. Lievi variazioni, sono infine riscontrabili, per tutte le risoluzioni
proposte, confrontando tra loro aree corrispondenti degli emisferi sinistro e
destro, con valori mediani leggermente superiori in queste ultime.
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L’analisi dei grafici (Figura 4.10), relativi al calcolo del SNR per le tre
sequenze MT-TFE, ottenuti partizionando il mesencefalo nelle sue compo-
nenti, tramite il template proposto da Wang et al. [18], conferma quanto
precedentemente evidenziato: si riscontrano, infatti, delle disparità tra re-
gioni corrispondenti destre e sinistre, ma, focalizzando l’attenzione sulla
SNc, i valori mediani sono congrui con quanto ricavato tramite il template
precedente, e, ancora una volta, la sequenza 0.6 x 0.6 x 2.5 mm determina
una STD minore rispetto a quella 0.8 x 0.8 x 3 mm, suggerendo la possibilità
di ottenere una maggiore riproducibilità dei risultati conseguiti.
L’elevato SNR riscontrabile a livello del nucleo subtalamico è, infine, asso-
ciabile alle maggiori dimensioni che lo caratterizzano, in raffronto alle altre
aree esaminate. Anche per quanto concerne il CNR (Figura 4.11), a livello
di SNc, si riscontrano valori mediani simili tra le varie risoluzioni, con una
minore variabilità per la sequenza 0.6 x 0.6 x 2.5 mm.
Sulla base delle considerazioni appena fatte, si è quindi scelto di pro-
cedere con la sequenza MT-TFE 0.6 x 0.6 x 2.5 mm per confrontarla con
il protocollo FFE attualmente in uso per l’analisi della NM, dal momen-
to che, nonostante i valori mediani per SNR e CNR risultassero simili a
quanto ottenuto con la sequenza caratterizzata da un Voxel size maggiore,
la minore variabilità delle misure ottenute ha orientato la scelta in questa
direzione. In Figura 4.12 sono riportati gli andamenti ottenuti per il SNR,
partizionando la SNc mediante il template [17], per la sequenza MT-TFE
0.6 x 0.6 x 2.5 mm rispetto a quella FFE.
In particolare, la sequenza proposta, risulta caratterizzata da valori di SNR
molto più elevati, rispetto a quanto ottenuto con il vecchio protocollo per la
NM, e caratterizzati da minore STD. Per quanto riguarda, invece, l’analisi
del CNR (Figura 4.13), i valori mediani per le due sequenze risultano presso-
ché sovrapponibili, sebbene, anche in questo caso, la sequenza MT-TFE pro-
posta permetta di ridurre la variabilità delle misure. Infine, confrontando le
misure di SNR e CNR (rispettivamente, Figura 4.14 e Figura 4.15), ottenute
partizionando le immagini con il template [18], si evidenziano, nuovamente,
valori di SNR molto superiori, ottenuti tramite la sequenza con prepara-
zione MT, e, in corrispondenza della SNc, valori mediani leggermente più
elevati e caratterizzati da minor variabilità per il CNR.
Tali risultati, perciò, confermano dal punto di vista quantitativo co-
me, sequenze caratterizzate da una preparazione MT esplicita, permettano
di conseguire risultati migliori, a livello di analisi delle aree anatomiche
contenenti NM, rispetto a quanto ottenibile con i protocolli standard.
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Figura 4.8: SNR delle aree cerebrali ottenute partizionando la SN, nelle sue com-
ponenti laterale, ventrale e mediale mediante l’atlante proposto da Zhang e col-
laboratori [17], per le tre sequenze MT-TFE messe a punto a diversa risoluzione.
(a) MT-TFE 0.5 x 0.5 x 2 mm; (b) MT-TFE 0.6 x 0.6 x 2.5 mm; (c) MT-TFE





Figura 4.9: CNR delle aree cerebrali ottenute partizionando la SN, nelle sue
componenti laterale, ventrale e mediale mediante l’atlante proposto da Zhang e
collaboratori [17], per le tre sequenze MT-TFE messe a punto a diversa risoluzione.
(a) MT-TFE 0.5 x 0.5 x 2 mm; (b) MT-TFE 0.6 x 0.6 x 2.5 mm; (c) MT-TFE
0.8 x 0.8 x 3 mm
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Figura 4.10: SNR delle aree cerebrali ottenute partizionando il mesencefalo, nelle
aree relative a Globo Pallido, Corpi Mammillari, Nucleo Rosso, SN e Nucleo
Subtalamico, mediante l’atlante proposto da Wang e collaboratori [18], per le tre
sequenze MT-TFE messe a punto a diversa risoluzione. (a) MT-TFE 0.5 x 0.5 x





Figura 4.11: CNR delle aree cerebrali ottenute partizionando il mesencefalo, nelle
aree relative a Globo Pallido, Corpi Mammillari, Nucleo Rosso, SN e Nucleo
Subtalamico, mediante l’atlante proposto da Wang e collaboratori [18], per le tre
sequenze MT-TFE messe a punto a diversa risoluzione. (a) MT-TFE 0.5 x 0.5 x
2 mm; (b) MT-TFE 0.6 x 0.6 x 2.5 mm; (c) MT-TFE 0.8 x 0.8 x 3 mm
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(a)
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Figura 4.12: SNR delle aree cerebrali ottenute partizionando la SN, nelle sue
componenti laterale, ventrale e mediale mediante l’atlante proposto da Zhang
e collaboratori [17], per la sequenza MT-TFE scelta e quella in uso presso la
struttura ospedaliera ospitante: (a) MT-TFE 0.6 x 0.6 x 2.5 mm; (b) protocollo




Figura 4.13: CNR delle aree cerebrali ottenute partizionando la SN, nelle sue
componenti laterale, ventrale e mediale mediante l’atlante proposto da Zhang
e collaboratori [17], per la sequenza MT-TFE scelta e quella in uso presso la
struttura ospedaliera ospitante: (a) MT-TFE 0.6 x 0.6 x 2.5 mm; (b) protocollo
FFE per la NM
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(a)
(b)
Figura 4.14: SNR delle aree cerebrali ottenute partizionando il mesencefalo, nelle
aree relative a Globo Pallido, Corpi Mammillari, Nucleo Rosso, SN e Nucleo
Subtalamico, mediante l’atlante proposto da Wang e collaboratori [18], per la
sequenza MT-TFE scelta e quella in uso presso la struttura ospedaliera ospitante:




Figura 4.15: CNR delle aree cerebrali ottenute partizionando il mesencefalo, nelle
aree relative a Globo Pallido, Corpi Mammillari, Nucleo Rosso, SN e Nucleo
Subtalamico, mediante l’atlante proposto da Wang e collaboratori [18], per la
sequenza MT-TFE scelta e quella in uso presso la struttura ospedaliera ospitante:
(a) MT-TFE 0.6 x 0.6 x 2.5 mm; (b) protocollo FFE per la NM
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L’obiettivo del presente lavoro di tesi è stato quello di determinare in
che modo sequenze con una preparazione MT esplicita, potessero condurre
ad un miglioramento del segnale correlato alla NM, inducendo un aumento
del contrasto legato a tale pigmento nell’imaging NM-MRI.
Studi precedenti hanno infatti dimostrato come, sequenze caratterizzate da
una fase di pre-saturazione MT, ottenuta mediante l’applicazione di impulsi
a RF off-resonance, inducessero ad un aumento del contrasto in zone ricche
di NM, rispetto a quanto conseguibile con le sequenze convenzionali.
Sulla base di queste considerazioni e dall’analisi dei lavori proposti da Prio-
voulos et al. [2] e da Mougin et al. [4], sono state ottimizzate tre sequenze di
tipo MT-TFE, caratterizzate da diversa risoluzione, al fine di valutare come
effetti di Magnetization Transfer potessero contribuire, su strumentazione
Philips a 3 Tesla, ad aumentare il contrasto dovuto alla NM.
Dall’ispezione visiva delle immagini ottenute con le sequenze MT-TFE
proposte, emerge un effettivo incremento nella possibilità di delineare le
regioni contenenti NM della SNc, soprattutto in confronto a quanto vie-
ne prodotto con il protocollo FFE attualmente in uso presso la struttura
ospedaliera San Camillo/IRCCS. L’analisi quantitativa successivamente ese-
guita, tramite il calcolo di SNR e CNR, ha, inoltre, permesso di determinare
quale delle tre sequenze MT messe a punto, consentisse di ottenere risultati
più significativi; la scelta si è quindi orientata sulla sequenza MT-TFE con
risoluzione 0.6 x 0.6 x 2.5 mm, in quanto, con essa, è emersa una maggiore
possibilità di riprodurre, con precisione, i risultati conseguiti, riducendo,
inoltre, il rischio di introdurre artefatti nelle acquisizioni.
L’analisi comparativa delle performance di tale sequenza, con il protocollo
FFE per la NM, ha infine stabilito, sia in termini di SNR che di CNR,
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prestazioni migliori perseguibili con un’opportuna pre-saturazione MT.
I risultati di questo studio, sebbene vincolati dall’esiguo pool di soggetti
esaminati, evidenziano come, sequenze caratterizzate da una preparazione
MT esplicita, permettano di ottenere immagini ad elevata risoluzione delle
strutture anatomiche associate alla NM, ponendo questa metodica in una
posizione privilegiata nello studio della patogenesi del Parkinson.
Il presente lavoro di tesi si pone, quindi, come punto di partenza per lo
sviluppo di un protocollo che possa essere utilizzato, in ambito clinico, per
la diagnosi e valutazione dell’evoluzione della malattia.
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